





第 31卷第 1期 
2014 年 3 月 
Vol. 31 No. 1
Mar. 2014
波   谱   学   杂   志 




王阿莉 1，林建忠 2，刘伟骏 3，蔡聪波 3∗，陈  忠 1 
（1. 厦门大学 电子科学系，福建省等离子体与磁共振研究重点实验室，福建 厦门 361005； 
2. 厦门大学 附属中山医院，福建 厦门 361005； 






文着重介绍定量磁化率成像(QSM)的原理、重建方法及其在 MRI 中的应用． 
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引言 






磁化率加权成像（Susceptibility Weighted Imaging, SWI）是一种尝试通过采集组
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织的相关磁化率信息来获得脑疾病诊断信息的技术．该技术是近年来新开发的核磁共
振（Nuclear Magnetic Resonance, NMR）对比增强成像技术， 早由 E. Mark Haacke




加明显[2]．SWI 以梯度回波（Gradient Recalled-Echo, GRE）作为序列基础．在大量的

















生影响．假设沿 z 方向施加一个外磁场 0B ，样品在该磁场下的磁化率分布为 ( )χ r ，
那么： 
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[19]      （1） 
其中δ 为标准域变换， 'rrθ 是 0B 与 '−r r 的相角， ( )Bδ r 表示由 0B 引起的变化．由（1）
式 可以 看出 ，这 个变 化可 以表 示为 磁化 率分 布与 沿 0B 向 单元 磁偶 极子
( ) ( )( ) 323cos 1 4d θ π= −r r 的卷积， θ 是 0B 与 r 之间的角度．空间的积分运算在傅
里叶变换域改写成乘积运算： 
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其中 k 为傅氏域坐标．引入 ( ) ( )2 22 1 3 zk k= −D k ，其中 ( )
1 22 2 2
x y zk k k k= + + ， ( )B k 由
回波时间（TE）内的相位偏移决定，反映了由磁化率分布决定的相位分布，属于相位
的全局特征，受 ( )2D k 影响它的各向异性会变得明显． 后引入 ( ) ( ) 0/ B=ψ k B k ，可
以得到： 
( ) ( ) ( )2⋅=ψ k χ k D k [10]                      （3） 
这里 ( )ψ k 和 ( )χ k 分别是 ( )ψ r 和 ( )χ r 的傅立叶变换．通过频移变换可以得到： 
( ) ( ) ( ) 12
−⋅=χ k ψ k D k [10]                     （4） 
显然，这种 ( )χ k 的求解形式要比积分形式简单得多．然而，频域中定义的圆锥表面




( )2 0=D k 的点成为求解磁化率分布 ( )χ k 的关键，也是 QSM 图像重建算法的关键． 
由(4)式我们可以获知，通过测量得到的磁场来求解任意磁化率分布，本质上是不
适定的．那么，如何求解不适定逆问题成为 QSM 技术的关键，也成为 QSM 研究领域
的一个关键问题．本文将首先介绍两种目前使用较广泛的去除背景场方法，接着介绍
3 种 具有代表性的 QSM 重建方法，以及 QSM 在 MRI 中的应用，并对 QSM 的未来
发展前景进行展望． 









两种目前去除背景场效果 好的方法：复杂谐波伪影去除法（Sophisticated Harmonic 
Artifact Reduction for Phase data, SHARP）[16]和偶极场投影法（Projection onto Dipole 
Fields, PDF）[20]． 
1.1  复杂谐波伪影去除法——SHARP 
复杂谐波伪影去除法 SHARP 由德国的 Schweser F 小组在 2011 年提出[16]．该方
法认为磁场扰动由外部磁场扰动（External Magnetic Field Perturbations, EMP）和内部
磁场扰动（Internal Magnetic Field Perturbations, IMP）[21]共同构成，EMP 由兴趣体积
（Volume of Interest, VOI）外的磁化源产生，IMP 由 VOI 内的磁化源产生，而只有内
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部磁场扰动 intB 才会决定磁化率分布 ( )χ r ．EMP 在整个 VOI 内具有谐波性质，因此
满足拉普拉斯方程 2 0ext∇ =B
[3, 22]，IMP 在整个 VOI 内不具有谐波性质，因此可以利用
这个区别将 IMP 从磁场扰动中提取出来．首先对总磁场扰动 intext
Δ = +B B B 实施拉普拉
斯方程可以得到： 2 2 int
Δ∇ = ∇B B ，然后引入谐波均值理论来求解方程 intB ．谐波均值
理论指一个均值函数 ( )u r 与非负的径向对称的标准化函数 ( )ρ r 的卷积等于它本身，
即 ( ) ( )( )u uρ= ⊗r r ．因此，利用 extB 的谐波均值性质可以消除磁场扰动 ΔB 中的 EMP，
得到： 
( ) 1int ˆδ ρ − Δ= − ⊗B B [16]                      （5） 
(5)式中δ 是位于径向函数中心的单位脉冲，这样，就可以通过去卷积（ 1−⊗ ）把 intB 从
过渡数据 ˆ ΔB 中重建出来． 
SHARP 算法在处理相位数据的同时也结合了幅值数据，利用脑部提取工具和二
进制侵蚀操作，从幅值数据中得到一张侵蚀掩膜，这张掩膜与数据集 ( ) 1 ˆδ ρ − Δ− ⊗ B 相
乘 后得到 intB ．SHARP 算法的运行环境为 MATLAB（Ver. 2010a），在 16 GB RAM
的双处理器工作站（Quad-Core Xeon L5430, Intel, Santa Clara, CA）上，处理数据集的
时间范围为 30 s~120 s．由于其他方法大多采用内部频率偏移（Internal Frequency Shift, 
IFS），而不是 IMP 来呈现 后结果，为了更好地与其他方法的结果比较， 后将 IMP
转化为 IFS： ( ) ( )int int 2γ π= −f r B r ． 
 
 
图 1  SHARP 算法的 IFS 结果．(a) 连接丘脑和纹状体的区域；(b) 大脑中部的矢状面；(c) 为小脑；(d) 
基底神经节；(e) 大脑上部的横断面[16] 
Fig.1  The processed result of IFS images using SHARP algorithm. (a) the thalamostriate area, (b) the midline 
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图 1 展示了使用 SHARP 算法得到的大脑组织的 IFS 图像．SHARP 算法计算时，




保持 VOI 内部有用信息的同时，去除了叠加在 VOI 内部的外部磁场扰动．此外， 
SHARP 算法具有较短的计算时间和较低的数学复杂度，在目前是一个具有优势的去
除背景场方法． 
1.2  偶极场投影法——PDF 
偶极场投影法是由美国王乙小组于 2011 年所提出的[20]．该方法认为背景场主要
由不均匀场和兴趣区（Region of Interest, ROI）外的磁化源引起，因此在一个特定有
限空间内分离局部场和背景场非常困难，往往会导致对局部场的错误估计．同时，给




边界处的局部偶极场，ROI 外的偶极背景场与 ROI 内的局部偶极场在 ROI 内的内积
接近于 0 这一现象．基于此特性他们提出了偶极场投影法来分离局部场和背景场，并
取得了较好的效果． 
在给定的 ROI 中，局部场 Lf 定义为：ROI 内 M 的磁化率分布 Lχ 产生的磁场，背
景场 Bf 为 FOV 中 ROI 外 M 的磁化率分布 Bχ 产生的磁场．值得注意的是，背景场可




arg min BB M∈ − ⊗χ f d χ
[20]
                  
（6） 
一般情况下，正交需要满足：对于每一个局部单位偶极子场，它与任意背景场单位偶
极子场的内积都为 0．于是，PDF 方法定义一个相关量 ( )Lc r ，由位于任意位置 L M∈r
的单位偶极子产生的局部场与任意背景单位偶极子场标准化内积的 大绝对值决定： 
( ) ( )2 20 max , 1L B L BB MLc ∈≤ = × ≤r r r r rr d d d d [20]          （7） 
(7)式中 ( )Lc r 满足远远 <1 时认为背景场子空间与局部场子空间满足正交性．对一个真
实脑部扫描图的典型脑部 ROI 进行分段评估后，除了位于边界处的 5 个体素[图 2(a)~ 
(c)]，其他体素 ( )Lc r 的 大绝对值几乎为都 ( )0[ 0.1]Lc <<r ，因此近似认为背景场子空
间与局部场子空间的正交性可以得到比较好的区分结果． 
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图 2  偶极场的近似正交．ROI 内每个局部偶极场与任意背景单位偶极场的标准化内积的绝对值 大值，
(a) 横断面；(b) 冠状面；(c) 矢状面．每个局部偶极子的相对误差；(d) 横断面；(e) 冠状面；(f) 矢状
面[20] 
Fig.2  Approximate orthogonality between dipole fields. For each local dipole inside ROI, the maximum 
absolute normalized inner product between any background unit dipole fields, (a) axial, (b) coronal, (c) sagittal 
sections. The relative error for each local dipole, (d) axial, (e) coronal, (f) sagittal sections[20] 
 
         
图 3  病人脑部图像．(a) 幅值图；(b) 总磁场；(c) ROI 区（白色）；(d) PDF 法估计的背景磁化率分布；
(e) PDF 法计算出的背景场；(f) PDF 法计算出的局部场；(g) HPF 法计算出的背景场；(h) HPF 法计算出
的局部场[20] 
Fig.3  Patient brain images. (a) Magnitude image, (b) The total field, (c) ROI (white region), (d) Estimated 
background susceptibility distribution using the PDF method, (e) Background estimated by the PDF method, (f) 
Local fields estimated by the PDF method, (g) Background estimated by the HPF method, (h) Local fields 
estimated by the HPF method[20] 
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为了验证 PDF 方法的可行性，将 PDF 方法同高通滤波法（High-Pass Filtering，  
HPF）一起应用到脑部出血症病人的 MRI 图像中（图 3）．与 PDF 方法计算出的局部场
[图 3(f)]相比，用 HPF 方法得到的局部场在脑部 ROI 外围包含较多的对病情诊断无用的
场变化，推断是由空气-组织交界面引起的高频残余背景场[图 3(h)，白色箭头处]，很明
显，PDF 方法在空气-组织交界面的处理结果相比于 HPF 方法具有更少的伪影．不仅如
此，PDF 方法更好地刻画了出血病变，由出血症状引起的局部场比 HPF 方法得到的局
部场更强[图 3(f), (h)黑色箭头处]，在局部场图中提供了更好的对比度． 
2  QSM 重建方法 
众所周知，由场图信息重建磁化率图像是一个不适定逆问题，如何求解稳定解，并
且对磁化率精确定量，成为 QSM 技术的关键．常用的 QSM 重建方法有 Wharton S 等
人提出的 k 空间阈值分割法（Threshold-based k-space Division，TKD）、王乙小组提出
的多方向采样磁化率计算方法[15]、MEDI 方法（Morphology Enabled Dipole Inversion，
MEDI）和贝叶斯正则化方法[19]，以及刘春雷小组提出的 k 空间加权微分法[10]．下面将
介绍其中 3 种 QSM 重建算法：多方向采样磁化率计算方法、贝叶斯正则化方法和 k 空
间加权微分法． 
2.1 多方向采样磁化率计算方法——COSMOS 








图 4  扫描位置．(a) 第一次扫描位置；(b) 第二次扫描位置；(c) 样品坐标系[15] 
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顶角都 >90°(54.7×2)，在这两组相对锥面上会形成截断，存在公零点线，因此要通过
第 3 次扫描来避开零值点线． 
    在分析离散逆问题的误差传播时，需要用到条件数．条件数直接决定了绝对误差
传播的上限，为了得到好的效果，要尽量使矩阵的条件数 小．那么对于特定采样方
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[15]           （8） 
佳采样方向为{ } { } 1 2* , , ,, 1,2, ,arg min , 1,2, ,Nnn n N n Nθ θ θθθ κ== =LL L ． 
找到 佳采样方向后，利用 小二乘法对后期数据进行 QSM 重建可以得到磁化率
分布图像．下面将展示并讨论模拟和模型实验结果．对于模拟数据来说， 小条件数为
2.031，相应的 佳采样方向为 0°、60°、120°．图 5 为模拟数据的处理结果，图 5(d)种
没有出现魔角旋转磁化率重建法中常见的分散条状伪影，说明 3 个方向旋转采样可以更
好地重建出原始磁化率分布．重建的磁化率与真实磁化率误差的平均值为 34.627 2 −  e ，
相对于真实磁化率值来说是可忽略的． 
       
图 5  模拟数据磁化率分布重建．(a) 原始磁化率分布图；(b) 模拟场偏移图；(c) 一个方向的磁化率分布
重建图；(d) 3 个方向的磁化率分布重建图[15] 
Fig.5  Reconstructed susceptibility distribution image from simulation data. (a) The true susceptibility 
distribution, (b) Simulated field shift, (c) Reconstructed susceptibility distribution image from one orientation, 
(d) Reconstructed susceptibility distribution image from three orientations[15] 
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出了磁化率计算值与磁化率期望值的关系[图 6(d)]，获得了合理的磁化率估计（斜率
为 0.96，≈1），与线性模型（R2 = 0.999 7）的拟合度很高．图 6(b)为测量得到的场偏
移，在钆对比剂管附近可以明显地看到偶极子模式，灰色箭头所指处出现很强的噪声，





图 6  钆-水模型数据磁化率分布重建．(a) 原始幅值图；(b) 场偏移；(c) COSMOS 重建出的磁化率分布
图；(d) 磁化率计算值与期望值关系[15] 
Fig.6  Reconstructed susceptibility image from Gd-water phantom data. (a) The raw magnitude image, (b) 
Field shift, (c) Reconstructed susceptibility distribution image use COSMOS, (d) The correlation between 
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为是一个具有强度 ( )χ r 的磁偶极子．一个特定体素产生的频率响应就是所有体素的场
偏移之和．可以用矩阵表示为 =δ Cχ， δ指标准化场移动的一个列向量， χ 是磁化率
列向量，C 是由离散化卷积核 ( ) ( ) 323cos 1 4d θ π⎡ ⎤= −⎣ ⎦r r 得到的卷积矩阵．利用贝叶
斯正则化方法求解磁化率分布的核心公式为： 
( ) 2 2 22 20 1 222min α β+ +X W Cχ - δ W χ W Gχ
[19]           （9） 
(9)式中第一项是常规项，用来在 小二乘意义上保证采样数据的保真度．第二项的 0W
为加权矩阵，与W 类似也是一个对角矩阵，若一个区域内磁化率分布均匀， 0W 对角
线元素全为 1，这时候将给出统一零解．求解这个偏微分方程类似于施加狄氏边界条
件，这一项的相对影响受制于参数α．若 0W 是一个单位矩阵，则相当于用标准 Tikhonov
正则化在小范数
2
χ 条件下求解问题． 后一项与施加 Neumann-like 边界条件相似，
采用渐变求解法．矩阵 [ ]'x y z=G G G G 表示 3 个方向的梯度算子，β是相应的正则化参
数．与W 类似， 1 1 1 1[ ]x y z=W W W W 的每一个子阵都是对角阵，确保给定区域有平滑
解．通常情况下，这个加权矩阵来自于 MR 幅值信号，目的是在一个平滑区域内得到
与 MR 幅值信号匹配的解． 
若 1W 中的每一个子阵都是单位矩阵，则相当于在小范数 2Gχ 条件下求解统一零
梯度解．Berkin Bilgic 等人[23]提出将(9)式改写为： 
2
12
arg minin in= − +χχ δ Cχ λ Gχ
[23]                （10） 
即 l1 范数方法．其中下标 in 表示在 ROI 内， λ为正则化参数，保证数据一致性和空
间平滑度．这个凸规划类似于压缩传感法（Compressed Sensing，CS）中为了在欠采
样 k 空间数据中重建出 MR 图像而引入的目标函数．由 CS 理论可以知道，当欠采样
数据在变换域近似稀疏时，可以利用非线性重建法从随机欠采的 k 空间数据中重建出




图 7  l1 范数方法的磁化率重建图像．(a) 幅值图；(b) 相位图；(c) 局部场图；(d) 磁化率分布图 
Fig.7  Reconstructed susceptibility distribution image from l1 norm method. (a) The magnitude image, 
(b) The phase image, (c) The local field, (d) The susceptibility distribution image 




信息．在局部场图[图 7(c)]和磁化率分布图中，ROI 的边缘出现了计算噪声，但对 ROI
内部细节信息的影响不大． 
下面将展示贝叶斯正则化方法在模拟及 MRI 模型实验上的应用．模拟模型的实
验选用了 4 种不同正则化加权参数作对比，如表 1．每一种方法选择了 3 种噪声参数，
即：0.1 倍匹配噪声参数，匹配噪声参数和 10 倍匹配噪声参数，分别对应欠正则化，
匹配参数正则化和过正则化，结果如图 8 所示．图中可以看出，方法 4 得到的磁化率
重现图像在 4 种方法中效果 好，其他 3 种方法的结果中出现了明显的由尖峰噪声引 
 
表 1  4 种正则化加权类型及相应参数[19] 
Table 1  Four regularization weighting types and corresponding parameters[19] 
 加权类型 第二项 第三项 
1 均匀范数 W0 = 1，α可变 β = 0 
2 均匀梯度范数 α = 0 W1 = 1，β可变 
3 区域外 0，均匀梯度加权 W0 = 外部，α = 1010 W1 = 1，β可变 





图 8  4 种正则化方法的磁化率重建图像．中间行是在匹配噪声参数下得到的结果，第一行和第三行分别
为欠正则化和过正则化结果[19] 
Fig.8  Reconstructed susceptibility distribution images from four regularization methods. The middle row was 
obtained with the matched-noise parameter, the first row and the third row were obtained with under- and 
over-regularized methods[19] 
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图 9  使用贝叶斯正则化方法对不同横截面的磁化率分布重建图．(a)、(e)为幅值图，(b)、(f)为相应的相
位图，(c)、(g)和(d)、(h)分别为匹配噪声参数和 10 倍匹配噪声参数下重建出的磁化分布重建图[19] 
Fig.9  Reconstructed susceptibility distribution images of two different axial slices using Bayesian 
Regularization method. (a), (e) The magnitude images, (b), (f) The associated phase images, (c), (g) and (d), (h) 















由于 ( )2D k 在锥面上＝0 时它的一阶偏微分≠0，因此为了在锥面上求解磁化率分
布 ( )χ k ，可以先对引言中的(3)式在频域求一阶偏微分．利用梯度场计算 ( )χ k 需要磁
化率分布的频谱满足一阶可微，脑组织是空间连续的，且可以做傅立叶变换，因此满
足上述条件．(3)式在频域关于 zk 的一阶偏微分方程为： 
( ) ( ) ( ) ( ) ( )3 2z zFT ir FT ir⋅ + ⋅ =⎡ ⎤ ⎡ ⎤⎣ ⎦ ⎣ ⎦χ k D k χ r D k ψ r [10]          （11） 
其中 ( ) 2 2 43 ( ) /x y zk k k kπ= +D k ．在锥面附近， ( )2D k 值非常小，因此可以忽略
( ) ( )2zFT ir ⋅⎡ ⎤⎣ ⎦χ r D k ，这样，微分的非局部性质消除了(3)式中 ( )2D k 的零值点．由于
( )3D k 的值只有在锥面附近很大，因此(11)式的微分关系在 k 空间的锥面附近才成
立．结合方程 ( ) ( ) ( ) 12
−⋅=χ k ψ k D k 可以得到： 
( ) ( ) ( ) ( )12 2,     ε
−⋅ ≥=χ k ψ k D k D k [10]              （12） 
( ) ( ) ( ) ( )13 2,zFT ir ε
−≈ ⋅ <⎡ ⎤⎣ ⎦χ k ψ r D k D k
[10]           （13） 
这里 ε 是预先确定的阈值．这种求解磁化率的方法叫做直接法．作为对比结果，同时
也利用阈值法计算出了锥面附近的 ( )χ k ，即用下式代替(13)式： 
( ) ( ) ( )1 2,        ε ε− <=χ k ψ k D k [10]                （14） 
值得注意的是，(12)和(13)式成立依赖于视野（Field of View，FOV）内的全部相
位值都存在．因此在计算脑部图像的磁化率分布时，(3)和(11)式要修改为： 
( ) ( ) ( )1 2brain brain FT −⋅ ⋅ ⋅⎡ ⎤⎣ ⎦=M ψ r M χ k D k
[10]            （15） 








FT FT FT ir
FT ir
−⋅ × ⋅ + ⋅⎡ ⎤⎣ ⎦
= ⋅ ⎡ ⎤⎣ ⎦
   M M χ k D k χ r D k
M M ψ r
     （16） 
这里 brainM 是一个组织为 1，背景场为 0 的二元掩膜， D3M 为光滑加权函数，用来强
调锥面附近的微分关系． 
由于求解活体脑部的磁化率分布图像时引入了二元掩膜 brainM ，直接法不再适
用．Li Wei 等人提出使用正交及上三角分解 小二乘法 LSQR[27]来求解，同时在(15)
式两边同时乘上系数矩阵的共轭转置来稳定数值解，即 ( ) ( )T T⋅C C χ r = C ψ r ．这里矩
阵C 是(15)式中定义的相位与磁化率关系矩阵，称这种求解方法为 k 空间加权微分法
（Weighted k-space Derivative，WKD）．为了评估(16)式中微分关系的影响，利用 LSQR
方法直接求解(15)式，得到磁化率分布图像作为 WKD 方法的对比结果． 
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数值模型由多个插在均匀背景场中的椭圆体组成，每个椭圆体的磁化率值分别为
0、0.2、0.3、1 ppm．同时使用了直接法[图 10(d)]和阈值法[图 10(c)]来计算磁化率分
布 ( )χ r ，图 10 为数学模型的磁化率重建图．X-Z 截面图[图 10(a)]中出现了明显的偶
极模式，在与主磁场方向垂直的 X-Y 截面图[图 10(b)]中没有出现．在区域放大的图像
中可以看到，阈值法计算得到磁化率分布的频谱在锥面附近出现了不连续点，说明出
现了计算错误，而这些不连续在直接法[图 10(d)]中没有观察到．图 10(e)、(g)和图 10(f)、
(h)分别为利用阈值法和直接法计算得到的 X-Y、X-Z 截面的磁化率分布图，图 10(i)、






图 10  数值模型的磁化率重建图．(a)、(b) X-Z 面和 X-Y 面的相位图；(c)、(d) 直接法和阈值法计算得到
的 X-Z 面的 k 空间磁化率分布图；(e)、(f) 直接法和阈值法计算得到的 X-Y 面的磁化率分布图；(g)、(h) 直
接法和阈值法计算得到的 X-Z 面的磁化率分布图；(i)、(j) 加噪（SNR=30）情况下直接法和阈值法计算得
到的 X-Y 面的磁化率分布图[10] 
Fig.10  Reconstructed susceptibility images of numerical phantom. (a), (b) The phase images of X-Z and X-Y 
plane, (c), (d) The k-space susceptibility distribution images calculated by the threshold and the direct method in 
the X-Z plane, (e), (f) The susceptibility distribution images calculated by the threshold and the direct method in 
the X-Y plane, (g) (h) The susceptibility distribution images calculated by the threshold and the direct method in 
the X-Z plane, (i), (j) The susceptibility distribution images calculated by the threshold and the direct method in 
the X-Y plane in the presence of noise with the SNR of 30[10] 
 
这里使用了两种方法来重建磁化率分布图，即 WKD 法和 LSQR 法，两种方法的
结果展示在图 11 中．图 11(a)、(e)分别为使用 LSQR 方法重建的 X-Y、X-Z 截面磁化
率分布图，图 11(b)、(f)分别为使用 WKD 方法重建的 X-Y、X-Z 截面磁化率分布图． 
LSQR 方法提供了比较高质量的磁化率分布图[图 11(a)、(e)]，图中没有看到明显的条















图 11  LSQR 方法与 WKD 方法的结果对比．(a)、(b) LSQR 和 WKD 方法得到的 X-Y 面的磁化率分布图；
(c)、(d) 对应(a)、(b)的 k 空间磁化率分布图；(e)、(f) LSQR 和 WKD 方法得到的 X-Z 面的磁化率分布图；
(g)、(h) 对应(e)、(f)的 k 空间磁化率分布图[10] 
Fig.11  Comparison between the LSQR methods and the WKD method. (a), (b) The susceptibility distribution 
images in X-Y plane by LSQR and WKD method, respectively, (c), (d) The k-space susceptibility distribution 
images corresponding to (a) and (b), (e), (f) The susceptibility distribution images in X-Z plane by LSQR and 






3 QSM 在临床中的应用 
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图 12  正常鼠与战栗鼠大脑磁化率分布图与相位图的对比．(a) 正常鼠的场图；(b) 对应(a)的磁化率分布
图；(c) 正常鼠的电子显微图；(d) 战栗鼠的场图；(e) 对应(d)的磁化率分布图；(f) 战栗鼠的电子显微图[31] 
Fig.12  Comparisons between normal and shiverer mouse of the susceptibility distribution image and the phase 
image. (a) Frequency map of the control mouse, (b) Corresponding susceptibility distribution image to (a), (c) 
Electron micrograph of the control mouse, (d) Frequency map of the shiverer mouse, (e) Corresponding 




图 13  3 个 ROI 中的扩散张量图、磁化率分布图与相位图．(a) 脑室周围；(b) 前连合；(c) 小脑[31] 
Fig.13  The diffusion tensor maps, susceptibility distribution images and the phase images of three ROIs. 
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图 13 展示了正常鼠和战栗鼠大脑中 3 个 ROI，脑室附近的白质[图 13(a)]、前连合 
[图 13(b)]和小脑[图 13(c)]的扩散张量图、磁化率分布图和相位图．图中 FA 为部分各向
异性，ADC 为表观扩散系数．在脑室的扩散张量图[图 13(a)]中，在脑脊液 CSF 与脑组
织之间出现了模糊边界，但在磁化率分布图中得到了恢复．图 13(b)中的相位图和磁化






3.2  QSM 在大脑出血病人中的应用 
以贝叶斯正则化方法为例，展示 QSM 方法在大脑出血病人中的应用．图 14 为来
自两个大脑出血病人的脑部图像，其中前面 3 个层面来自病人 1，后 3 层来自病人 2． 
在 T2*加权的幅值图像[图 14(a)~(f)]中可以看到明显的信号暗区，说明有海绵状血管畸





图 14  两个脑部出血病人的 3 层 MRI 图像．(a)~(f) 幅值图；(g)~(l) SWI 图；(m)~(r) 局部场图；(s)~(x) 磁
化率分布图[19] 
Fig.14  The three slices MRI images of two different brain haemorrhage patients. (a)~(f) Magnitude images, 
(g)~(l) SWI images, (m)~(r) Local field maps, (s)~(x) Susceptibility distribution images[19] 
(a) (b) 
(h)(g) 
(c) (d) (e) (f) 
(l) (k) (j)(i)
(o) (p)(n) (m) 
(s) (t) (u) (v) (x) (w) 
(r) (q) 
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小脑核[图 14(o)]以及侧脑室中的其他结构[图 14(r)]附近． 

















核、黑质等．表 2 给出了部分脑解剖结构及它们相对脑脊液的磁化率值．图 15 给出了
大脑轴截面的幅值图、相位图与磁化率分布图． 
 
表 2  脑解剖结构及相对 CSF 磁化率值[10] 
Table 2  Susceptibility of various anatomical structures relative to CSF[10] 
Anatomical structure Relative χ /ppm 
CSF (reference) 0 ± 0.019 
Red nucleus 0.032 ± 0.024 
Substantia nigra 0.053 ± 0.026 
Globus pallitus 0.087 ± 0.028 
Putamen 0.043 ± 0.020 
Sagittal stratum −0.075 ± 0.019 
Splenium of corpus collosum −0.038 ± 0.013 
Caudate nucleus 0.019 ± 0.012 
 
首先，磁化率分布图显示出了与相应的幅值图和相位图不一样的对比度．大脑中














图 15  大脑轴截面的幅值图、相位图与磁化率分布图．(a)~(c) 幅值图；(d)~(f) 相位图；(g)~(i) 磁化率
分布图．GP：苍白球，Pu：壳核，CI：内囊，RN：红核，SS：矢状层，scc：胼胝体压部，SN：黑质，
LV：侧脑室[10] 
Fig.15  Magnitude, phase and susceptibility contrast in the axial view of the brain. (a)~(c) Magnitude images; 
(d)~(f) Phase images; (g)~(i) Susceptibility images. GP: globus pallitus; Pu: putamen; CI: capsula internal; RN: 
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息．目前的 QSM 算法已经应用到活体大脑中，并且有很好的表现，QSM 技术在神经
系统疾病等微结构病变上的应用，将是其未来的发展方向之一． 
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Quantitative Susceptibility Mapping 
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Abstract: Phase images of magnetic resonance imaging (MRI) contain abundant 
information about local susceptibility changes among different types of tissues, and getting 
phase images requires no additional scan time. The diagnosis of cerebrovascular diseases 
and nervous system diseases may benefit from the quantification of paramagnetic 
substances in tissues. Quantitative susceptibility mapping (QSM), which uses the local 
phase information, has become a hot topic in basic and clinical studies. Paramagnetic 
substances in tissues cause local susceptibility changes and lead to local inhomogeneous 
magnetic field. However, the reconstruction of susceptibility distribution from induced 
magnetic field is an ill-posed inverse problem, and there are still many problems to be 
solved at present. This article focuses on the theory of QSM, reconstruction methods and 
its applications in MRI. 
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